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ABSTRAKT 
 
Byla připravena rešerše na téma „Biokeramické materiály“ se zaměřením na 
vrstevnaté biomateriály na bázi fosforečnanů vápenatých. Na základě získaných informací 
byly navrženy a  provedeny experimenty přípravy vrstevnatých materiálů na bázi 
fosforečnanů vápenatých metodou spin-coating se zaměřením na optimalizaci podmínek 
nanášení vrstev. Dále byly provedeny experimenty přípravy objemové hydroxyapatitové 
keramiky uniaxiálním lisováním s následným tepelným zpracovaním. Připravená vrstevnatá a 
objemová keramika byla hodnocena z hlediska bioaktivních vlastností testováním interakcí se 







The literature search on the topic of Bioceramic materials focused in layered materials 
based on calcium phosphates was written up. Based on knowledge obtained, experiments  of 
preparation of calcium phosphates layered materials based on calcium phosphates by spin-
coating method focused in optimalization of layer application conditions were designed and 
carried out. Experiments of preparation of hydroxyapatite bulk ceramics by uniaxial pressing 
followed by heat treatment were also performed. Prepared layered and bulk ceramics were 
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  Během 30-40 let minulého století biokeramické materiály zaujaly významné 
postavení mezi materiály používanými v lékařství, protože jsou optimální pro lidský 
organismus a nedochází k uvolňování toxických látek do organismu, jako u kovů.  
Biokeramika se používá v řadě lékařských aplikací, jako jsou ortopedické implantáty, 
kardiovaskulární zařízení a také je hojně používaná ve stomatologii. Její speciální vlastností je 
bioaktivita tj. schopnost interakce s organismem, která může vést k vyvolání regenerace kosti 
a následnému růstu kosti. Biomateriál nemusí nutně znamenat keramické materiály, mezi 
hodně využívané patří kovové implantáty, kompozity a plasty. Tyto materiály však nejsou 
z hlediska bioaktivity ideální, a proto se na ně nanáší bikompatibilní vrstvy, které jsou pro 
spojení s organismem optimální.  
 Příprava vrstev je většinou chemickou záležitostí a provádí se syntézou látek, které 
organismus přijme bez problémů, a které dokonce dokáží vyztužit tkáň kolem implantátu a 
tím zlepšit regeneraci poškozené tkáně. Vrstvy se nanáší na materiál pomocí řady metod 
například metody spin-coating nebo dip-coating, elektroforetickou depozicí, plazmovou 
depozicí a atd. Každá z těchto metod má určité své specifické vlastnosti, které vyplývají 
z požadavků na následnou bioaktivní vrstvu.  




2. CÍL PRÁCE 
 
 Cílem práce je příprava biokeramického materiálu a jeho tepelné zpracování, analýza 






























3. LITERÁRNÍ PŘEHLED PROBLEMATIKY 
 
3.1 BIOKERAMICKÉ MATERIÁLY NA BÁZI FOSFOREČNANŮ D D D 
D D   VÁPENATÝCH 
 
Keramické materiály na bázi fosforečnanů vápenatých jsou díky svému  chemickému 
složení optimální pro bioaplikace, zejména v oblasti náhrad částí lidského organismu. Vysoká 
bioaktivita těchto materiálů je však spojena s nedostatečnými mechanickými vlastnostmi 
potřebnými pro funkci v lidském organismu. Z tohoto důvodu je použití fosforečnanů 
vápenatých jako objemového materiálu omezené a nejčastější jejich využítí je ve formě 
vrstevnatého materiálu. Pro vrstevnatý materiál  jsou jako substráty použité mechanicky 
odolné materiály (keramiky, kovy…) a na ně jsou různými metodami naneseny vrstvy 
bioaktivního materiálu. 
U bioaktivní keramiky dochází k interakci mezi tkání a buňkou, která se odehrává na 
povrchu implantátu. Při výrobě biomateriálů je velice důležité sledovat biologické reakce na 
povrchu mezi tkání a bioaktivní vrstvou. Proto patří povrchové vrstvy na bázi fosforečnanů 
vápenatých k nejčastěji studované problematice biomaterálů. 
 
3.1.1 VRSTEVNATÁ KERAMIKA 
 
Prekurzory na bázi fosforečnanů vápenatých a jejich příprava 
 
Jak již bylo řečeno, jedním z nejčastějších materiálů aplikovaných na povrch substrátu 
je keramika na bázi fosforečnanů vápenatých (Ca-fosforečnany). Stabilitu Ca-fosforečnanů 
ovlivňuje teplota a pH. Při tělesných teplotách a ve vodném prostředí jsou stabilní dvě fáze: 
OHCaHPO 24 2  (DCP, brushite, C2P) a to při pH < 4,2, pokud je hodnota pH  4,2 stává se 
stabilní fází hydroxyapatit )()()( 26410 HAOHPOCa . Vysokoteplotní fáze jako 
243 )(POCa  (  -TCP, C3P)  se ve vodném prostředí při 37°C transformují. 
Z biomedicínského hlediska jsou nečastěji používanými Ca-fosforečnany hydroxyapatit (HA) 
jako bioaktivní materiál  a  -TCP jako resorbovatelný materiál. Proto jsou syntézy            
Ca-fosforečnanů zaměřeny hlavně na tyto dva materiály a jejich kompozity. Syntézy se dělí  
na dvě základní skupiny: syntézy v kapalném prostředí a syntézy v tuhém prostředí [1].  
 
Syntézy v kapalném prostředí – „wet synthesis“ 
 
 Je několik metod přípravy Ca-fosforečnanů, kde se bere ohled na výtěžnost produktů, 
reakční teplotu a náročnost další úpravy či zpracování. Mezi hlavní využívané patří  
precipitační metody, hydrotermální metody, sol-gel proces, hydrolýza, emulzní procesy, 




 Precipitační metody jsou  nejčastěji studovanými metodami přípravy Ca-fosforečnanů, 
jelikož mají vysokou výtěžnost produktů a jsou nenáročné na laboratorní vybavení. Touto 
metodou lze získat, při teplotách nepřesahujících 100°C, nanometrické krystaly. Například 
Brown a kol. [2] použili acidobasickou reakci CaHPO4 a Ca4(PO4)2O. Tato reakce je založena 
na tvorbě stechiometrického HA nebo Ca-deficitního HA z Ca4(PO4)2O, který je zásaditější 
než HA a CaHPO4, jenž je kyselejší než HA při teplotách do 38°C a pH = 7,6 – 8,25. Studiem 
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kinetiky jednotlivých reakcí při této metodě zjištěno, že při nízkých teplotách byla tvorba 
stechiometrického HA rychlejší než vznik Ca-deficitního HA. Při zvýšení teploty docházelo 





 Tato metoda se používá zejména na přípravu krystalického HA s Ca/P molárním 
poměrem blízkým stechiometrickému HA. Díky využití vysokých tlaků je možné touto 
metodou zvýšit bod varu rozpouštědla, což má za následek vznik větších krystalů, a také 
vysokou čistotu produktu. Nejčastěji používanými reaktanty jsou vápenaté soli kyseliny 
fosforečné nebo kyselina fosforečná. Například Hattori a kol. [3] ověřili přípravu různých 
fosforečnanů vápenatých řízením teploty a tlaku hydrotermální reakce octanu vápenatého a 
triethylfosfátu.  
 
Sol – gel proces 
 
 Sol – gel metoda se nevyužívá pouze pro syntézy keramických prášků, ale také jako 
metoda pro přípravu vrstevnatých materiálů. Podstatou je příprava stabilního koloidního 
roztoku a přeměna pevné složky solu v třírozměrnou síť – gel. Používanými prekurzory jsou 
hlavně alkoxidy. Sol – gel proces se často popisuje hydrolýzou a následnou polymerací, která 
způsobuje vytvoření gelu. Pokud je při syntéze použito více druhů alkoxidů je důležitá 
synchronizace rychlosti jejich hydrolýzy. K vytvoření homogenního solu je nutné 
předhydrolyzovat jednotlivé reaktanty. Vzniklý gel se pak drtí a mele a nebo se sol vysuší 
sprejově [4]. Weng a kol. [5] připravili HA reakcí glykoxidu vápenatého a alkoholického 
roztoku oxidu fosforečného při molárním poměru reaktantů Ca/P = 1,67. Zjistili, že přídavek 
kyseliny octové jako stabilizačního činidla měl vliv na stabilitu roztoku. Vysušením 
stabilizovaného roztoku a kalcinováním získaného amorfního prášku při 1000°C vznikal bílý 
krystalický HA se zanedbatelným množstvím CaO.  
 J. Cihlář a kol. [6] ve své práci o nanášení Ca-fosforečnanových povlaků na keramické 
podložky použili jako jeden ze solu „i-propylester/Ca2+/DEA. Do reaktoru byl nalit roztok i-
propylesteru kyseliny fosforečné v i-propanolu o koncentraci 0,6 mol P/1. Za současného 
míchání a ozařování ultrazvukem byl přidáván 50%-ní roztok diethanolaminu (DEA) 
(Aldrich, p.a.) v i-propanolu, dokud pH roztoku i-propylesteru nedosáhlo hodnoty 8. Poté se 
přidával nasycený vodný roztok octanu vápenatého, dokud molární poměr Ca/P v reakční 
směsi nedosáhl hodnoty 1,75. Vytvořila se koloidní suspenze, která byla míchána ještě další 
hodinu při teplotě 25°C. 
Mezi další metody využívané k syntéze v kapalném prostředí patří emulzní procesy 
freeze – drying, mikrovlnné procesy, elektrokrystalizace [7, 8]. 
Produkty vzniklé těmito metodami je nutné po vysušení dále tepelně zpracovat. Sprejové 
sušení je nejpoužívanější metodou u Ca-fosforečných produktů zvláště HA.  To je založeno 
na vhánění suspenze do proudícího horkého vzduchu, kde je roztříštěna na velké množství 
kapek s kulovým tvarem. Sprejovým sušením vzniká prášek jednotné struktury [9]. 
 Po sušení následuje tepelné zpracování, které může způsobit u Ca-fosforečnanových 
produktů jejich transformaci na jiné Ca-fosofrečnany. Proto jsou tyto metody závislé na 








Syntézy v tuhém stavu 
 
 Zahřívání heterogenní směsi pevných látek při optimální teplotě může vést k tvorbě 
požadovaného produktu díky difúzi iontů v tuhém skupenství. Metody přípravy Ca-
fosforečnanů reakcemi v tuhém stavu poskytují většinou stechiometrické produkty s vysokou 
krystalitou. Produkty je však nutné tepelně zpracovat při relativně vysokých teplotách a 
dlouhé době. Rao a kol. [15] zjistili, že zahříváním směsi TCP a Ca(OH)2 v molárních 
poměrech 3:0 – 3:4 při teplotách od 600°C do 1000°C je možné získat produkty 
s proměnlivým složením HA a β – TCP, případně CaO. Čistý HA vznikal při molárních 


































 Materiály používané jako substráty pro vrstevnatou keramiku, na které jsou nanášeny 
bioaktivní vrstvy, jsou rozděleny do čtyř základních skupin[16]. 
 
1. Kovové materiály – korozivzdorné oceli, slitiny kobaltu, titan a titanové slitiny 




 Kovové materiály  
 
 Kovové materiály se nejčastěji používají jako nosné implantáty a vnitřní fixační 
pomůcky. To je dáno jejich vlastnostmi jako je vysoká pevnost v tahu, vysoká mez kluzu, 
odolnost proti únavě, creepová odolnost a také odolnost vůči korozi. Tyto vlastnosti jsou dány 
zpracováním a čistotou kovů používaných jak v bio-implantátech, tak v bio-zařízeních. 
Příkladem využití kovových materiálů jsou protézy kyčelních kloubů, zubní implantáty, 
kardiovaskulární přístroje, chirurgické nástroje atd. Nejčastější druhy kovových materiálů 
používaných k těmto účelům jsou korozivzdorné oceli, slitiny kobaltu a titanové slitiny [16]. 
 
Keramické materiály  
 
 Keramika je definována jako anorganické nekovové nebo uhlíkové těleso uměle 
vyrobené nebo vytvarované pomocí vysokoteplotního procesu. Keramické materiály jsou 
sloučeniny s iontovou nebo kovalentní vazbou. Biokeramika se požívá většinou na náhradu 
kostí nebo pevné tkáně. Biokeramické materiály se dělí na bioinertní (Al2O3, ZrO2),  
vstřebatelné (fosforečnany vápenaté),  bioaktivní (hydroxyapatit, bioaktivní skla, keramiky a 
skla) a porézní (hydroxyapatitové povrchy, bioskelné povrchy na kovových materiálech) [16]. 
Podle schopnosti regenerace kostí a růstu tkáně se rozděluje použití na: 
 
a) Kostní dlahy a šrouby 
b) Částečné nebo celkové kyčelní náhrady 
c) Povlaky na kovové protézy 
d) Výplň poškozené kosti 
e) Obratle a další náhrady kostí 
 
Biokeramické materiály se dále používají jako materiály pro srdeční chlopně, oční implantáty 
a zubní lékařství [16]. 
 Fyzikální vlastnosti keramiky vyplývají z její mikrostruktury. Ta je většinou 
charakterizována podle počtu a typu fází. Záleží i na relativním množství, velikosti a tvaru 
jednotlivých fází. Nejdůležitější vlastností křehkých materiálů jako je keramika a sklo je 
pórovitost, která vytváří defekty a tím ovlivňuje fyzikální vlastnosti. Jako příklad lze ukázat 
mikrostrukturu Al2O3, kde je vidět struktura pórů a hustota jak na SEM tak na optickém 

























Obr. 1 - (a) Velké póry na obrázku  při zvětšení 5000x na SEM a velmi malé póry na optickém    
d                 mikroskopu při 500x zvětšení (b) 
 
Pro substráty vrstevnaté keramiky se nejčastěji používá Al2O3 a ZrO2. 
 
Oxid hlinitý – Al2O3 
 
 Oxid hlinitý se vyskytuje v podobě monokrystalů (obr. 2), a nebo se vyskytuje 
v podobě  polykrystalů. Existuje několik fází oxidu hlinitého, z nichž jedinou 
termodynamicky stabilní je α-Al2O3 neboli korund (viz obr. 3). Má velmi dobré mechanické 
vlastnosti, elektrické, chemické a tepelné. To má za následek jeho časté využití jako jsou 
řezné nástroje, zapalovací svíčky, izolátory, sodíkové výbojky a také v medicíně. 
 Při zahřívání Al2O3 nedochází k plastické deformaci a materiál je proto křehký (viz 
obr. 3). Křehkost je jeho hlavní nevýhodou, která omezuje jeho použití v zařízeních 
zatěžovaných tlakem. Pro implantáty se používá polykrystalický oxid hlinitý (obr. 4) o vysoké 































                              Obr. 4 – Disky Al2O3 
 
 Hlavními surovinami pro výrobu vysoce čistého oxidu hlinitého je bauxit                      
















Obr. 5  – Mikrostruktura oxidu hlinitého používaného pro implantáty při 100x zvětšení 
 
Jak bylo zmíněno problémem oxidu hlinitého je jeho křehkost, která je ovlivněna velikostí 
zrn. Velikost zrn se dá ovlivnit přidáním  MgO. Klasická mikrostruktura oxidu hlinitého 
použiváného pro implantáty je uvedena na obr. 5. Tvrdost oxidu hlinitého je kolem 30 GPa. 
To způsobuje nízkou míru opotřebení, která je hlavním důvodem použití těchto materiálu pro 
kloubní implantáty [16, 19, 20]. 
 
Oxid zirkoničitý - ZrO2 
 
 Mechanické vlastnosti oxidu zirkoničitého zejména lomová houževnatost jsou lepší 
než oxidu hlinitého. Stejně jako ostatní keramiky je vysoce biokompatibilní, a proto je 
používán např. jako hlavice kyčelních implantátů (obr. 6 - A,B). Hlavními nevýhodami oxidu 
zirkoničitého jsou jeho vysoká hustota a fázové transformace při napětí ve tuhém roztoku, což 























Obr. 6  – (A) kloubní hlavice s kloubní jamkou z oxidu zirkoničitého 




 Kompozit je definován jako materiál složený ze dvou či více komponentů (viz obr. 7), 
s rozdílnými fyzikálními a chemickými vlastnostmi, tak aby došlo k nejlepší kombinaci těchto 
vlastností. V lékařství se většinou jedná o mechanickou a biologickou kompatibilitu [21, 22]. 
Kompozity jsou rozděleny podle matrice do tří skupin: 
 
a) Polymerní matrice – uhlík / polyetheretherketon (PEEK) 
b) Kovová matrice – HA / Ti , HA / Ti – 6Al – 4V 
c) Keramická matrice - sklo / HA, Al2O3, ZrO2 











                       





 Polymery představují nejširší třídu biomateriálů. Jsou tvořeny dlouhými řetězci 
molekul složených z malých opakujících se jednotek, které se nazývají monomery. Mohou 
být odvozeny z přírodních zdrojů, či syntetických organických zdrojů. Jejich použití 






Tabulka 1 - Tabulka polymerů požívaných pro bioaplikace [16]  
 
Aplikace  Polymer 




Vysoce molekulární polyetylen 
Klouby prstů  Silikony 
Stehy  Polymléčná a polyglykolová kyselina 
Tracheální trubice  Silikony, akryl, nylon 
Kardiostimulátory  Acetal, polyetylen, polyuretan 
Krevní cévy  Polyester, polytetrafluoroetylen,  
polyvinylchlorid  
Gastrointestinální segmenty  Nylon, polyvinylchlorid, silikony 
Faciální protézy  Polydimetyl siloxan, polyuretan, 
polyvinylchlorid 






























Metody nanášení vrstev 
 
Existuje velké množství metod používaných pro nanášení vrstev. Mezi prakticky 
nejjednodušší patří např. metoda dip-coating nebo spin-coating. 
 
 Dip coating 
 
 Metoda dip-coating se skládá ze 4 - 5 fází (viz obr. 8) :  
 
a) ponoření 
b) vysunutí  
c) nanesení a odtékání 
d)  odkapávání  
e)  odpařování  
 
Klasický proces dip-coating využívající vodné prostředí je plynulejší než při použití 
















a) a) b), c) d), e)    
 
 
                                   Obr. 8 – Dip-coatingový proces  
 
 
Pohybem substrátu ven z kapaliny dojde k rozdělení kapaliny na dvě vrstvy. Vnitřní 
vrstva se pohybuje se substrátem nahoru, zatímco vnější vrstva se vrací zpět do kádinky. 
Pohyb vnitřní a vnější vrstvy má v konečném důsledku vliv na celkovou tloušťku filmu.  Ta  
je také  ovlivněna vzájemnou interakcí šesti působících faktorů (sil) [23]:  
 
1. Pohybem substrátu směrem nahoru se využívá viskozity, která umožní natažení 
prekurzoru po celém povrchu substrátu 
2. Gravitační síla 
3. Výsledné síly povrchového napětí (v konkávně zatočeném menisku) 
4. Inerciální síly povrchu kapaliny působící v nanesené oblasti 





Metodu dip – coating použili například Weng a spol. [5], kteří na Al2O3 nanesli prekurzor 
připravený z Ca alkoxidů a roztoku P2O5. Po slinutí při 750 – 1000 ° C vznikl HA povlak 
s dobrou adhezí k substrátu. 
 
 Spin coating 
  
 Bornside rozdělil spin-coating do 4 fází [24], tak jak je vidět z obr. 9: 
 
a) nanesení prekurzoru 
b)  začátek rotace 
c) konec rotace  
d) odpaření 
 
 V první fázi dochází k nanesení kapaliny (prekurzoru) na povrch substrátu. Následně 
odstředivá síla vyvolaná rotací způsobí, že kapalina se začne radiálně rozlévat směrem 
z povrchu substrátu (b). Při ukončování rotace kapalina opouští povrch po obvodu a to ve 
formě kapek. Jak dochází ke ztenčování filmu zmenšuje se i intenzita odtoku. K hlavnímu 
ztenčování prekurzoru dochází při poslední fázi (d). 
 Výhoda spin-coatingu je, že vrstva z kapaliny má tendenci se stát jednotnou v tloušťce 
během třetí fáze, což způsobí jednotný sklon, který není závislý na viskozitě. Tento sklon 
vzniká díky vyrovnání dvou hlavních působících sil: odstředivé síly, která řídí tok radiálně 
směrem ven a viskozní síly (tření), která působí radiálně směrem dovnitř. Během druhé fáze 
odstředivé síly překonají odpor gravitačních sil a zeslabí inerciální síly [24, 25]. 
 Spinning postup vytváří ustálené proudění v páře nad substrátem a díky tomu je 













           a) b) c) d) 
 
                                                Obr. 9 – Spin-coatingový proces  
 
 
Hwang a kol. [26] nanášeli prekurzor hydroxyapatit ( 6410 )()( OHPOCa ) na substráty 
Al2O3. HA sol byl připraven rozpuštěním dusičnanu vápenatého ( OHNOCa 223 4)(  ) a 
kyseliny fosforečné ( 43POH ) v metanolu. První vrstva byla nanesena pomocí spin-
coatingové metody na očištěný substrát při rychlosti 2000 rpm a výdrži 5 s na vzduchu. Tento 
proces byl zopakován 10x. Pak následovalo tepelné zpracování vzdušné atmosféře při 
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teplotách 300 -  700 °C po dobu 3 min v předem rozehřáté peci. Bylo zjištěno, že mezi 
teplotou 300 °C a 500°C dochází ke tvorbě HA krystalů a při dalším zvyšování teploty na  
700 °C se zvyšovala krystalizace. Wei Xu a kol. [27] nanášeli pomocí spin-coatingové 
metody na titanové substráty dvojité vrstvy HA/TiO2. Při nanášení TiO2 probíhal spin-
coatingový proces při rychlosti 1500 rpm a po dobu 15 s, následovné zahřívání probíhalo při 
teplotě 560 °C po dobu 20 minut. HA povlak byl nanášen při stejné rychlosti jako u nanášení 
vrstvy TiO2. Zahřívání bylo při 580 °C a 780 °C. Výsledkem bylo, že HA fáze začala 




 Plazmové depozice jsou založeny na nanesení roztaveného nebo částečně nataveného 
materiálu na povrch, aby vytvořil souvislý povlak. Prášek je vnesen do ionizovaného plynu, 
kde je zahřán na vysokou teplotu a zvýší svoji rychlost až na rychlost plazmy. Poté je nanesen 
na materiál, který má nižší teplotu.  Teplota plazmy se pohybuje kolem 30 000K. K ionizaci 
plynu se používají elektrické oblouky (viz obr. 10) [16].  
 Jako plazmové plyny se používají He, Ar, N2, H2 a směsi těchto plynů. Plazmové 





















 Obr. 10 -  Plazmová depozice [16] 
 
 Khor a kol. [28] pomocí plazmového naprašování nanesli kompozitní práškový povlak 
složený z hydroxyapatitu / Ti – 6Al – 4V na substrát Ti – 6Al – 4V. Cílem bylo zlepšit špatné 
mechanické vlastnosti čistého HA a špatnou vazbu mezi HA a kovovým implantátem. 
Nanesený povlak byl pak vystaven 600 ° C na dobu 6h, pro podporu krystalizace a zmenšení 
zbytkových napětí.Bylo zjištěno, že tepelně ovlivněný kompozit vykazuje lepší pevnostní 








Elektroforetická depozice (EPD) 
 
 Elektroforetická depozice je  další často využívanou metodou pro nanášení koloidních 
roztoků. Tato metoda funguje na principu vyloučení částic ze suspenze. Elektroforetická 
depozice je obvykle rozdělena, podle toho, na které elektrodě dochází k depozici. První druh 
se nazývá katodová elektroforetická depozice a je založena na ukládání pozitivně nabitých 
částic v suspenzi na katodě. Druhý způsob se nazývá anodová elektroforetická depozice a je 
základem tohoto způsobu je ukládání záporně nabitých částic v suspenzi na anodě (viz obr. 
11). Oba tyto druhy elektroforetické depozice jsou závislé na vhodné modifikaci povrchového 
náboje částic [16]. 
 Využití EPD je zejména u otěru odolných povrchů, dále pak pro: antioxidačních 
keramické povlaky, výrobu funkčních filmů pro pokročilá mikroelektronická zařízení a vývoj 
nových bioaktivních vrstev nebo kompozitů pro lékařské implantáty. Dále se využívá 




 EPD se může provádět na jakýchkoliv površích, ať se jedná o substráty ploché, 
válcové nebo jinak tvarované 
 Jedná se o rychlý proces, probíhající v jednoduchém přístroji.  
 EPD je možné ukládat keramické lamináty a komplexní materiály. 
 Vytvoření homogenní vrstvy, která u dip a spin coatingových metod tvoří jeden 
z největších problémů. 
 
 Jedinou nevýhodou EPD je, že nemůžeme vždy použít vodu jako tekuté medium, 
protože pří zavedéní napětí může dojít k vylučování plynného vodíku a kyslíku na 
jednotlivých elektrodách, což může mít za následek nepříznivé ovlivnění substrátů. 
 Ma a kol. [29] použili syntetizovaný prášek HA, modifikovaný chemickým  spolu-
srážením, který elektroforeticky nanesli na titanový substrát. Pro přípravu HA suspenze byly 
použity suspenze s rozdílným pH. Optimální podmínky suspenze byly potom využity pro 
elektroforetickou depozici HA částic na substrát tvořený z titanových tubek. Ti trubky byly 
potom slinovány při teplotě 1000, 1150 a 1300 °C po dobu 2h. Bylo zjištěno, že za vyšší 
teploty se snižuje pórovitost a zvyšuje se hustota. Jelikož ale pórovistost je důležitá pro kostní 
integraci a mechanickou stabilitu implantátu, byly považovány za použitelné pouze vzroky 



























                              
 
 
                Obr. 11 - a) Katodová EPD                    b) Anodová EPD [16] 
 
 
Mezi další metody používané k nanášení prekurzoru na substrát patří elektrochemická 
depozice, která je založena na rozkladu elektrolytu pomocí elektrického pole, ve kterém jsou 
například ionty Ca a P. Metoda, kterou jsme schopni připravit vrstvy, aniž by muselo dojít 
k tepelnému zpracování se nazývá biomimetická metoda, která napodobuje živé prostředí. 
Základem této metody je tvorba Ca-fosforečnanového povlaku na substrátu za přítomnosti 



































3.1.2 OBJEMOVÁ KERAMIKA 
 
 Kromě materiálů použitelných jako substráty pro vrstevnaté materiály (uvedené 
v kapitole 3.1.1) se jako objemové materiály zejména pro nízkozátěžové aplikace používají 
biomateriály na bázi fosforečnanů vápenatých nebo skla a bioskla.  
 
Biokeramika na bázi fosforečnanů vápenatých 
 
 Použití keramik na bázi fosforečnanů vápenatých je velice rozšířené zejména v 
medicíně. Tyto keramiky se připravují pomocí metod jako je srážecí metoda, hydrolýza, 
solid-state reakcí, hydrotermální reakcí a sol-gel metoda.  
 Nejčastěji jsou používány dva druhy keramik na bázi fosforečnanů vápenatých a to β – 
TCP a hydroxyapatit.  Důležitou vlastností TCP je, že je vstřebatelný. To při implantaci do 





Vlivem této reakce dochází ke snížení pH a zvýšení rozpustnosti TCP. Z toho vyplývá, že 
TCP je ideální materiál pro implantování, protože s časem bude degradovat a to způsobí, že 
bude nahrazen přirozenými tkáněmi a následně dojde k regeneraci poškozené tkáně. Tento 
postup má ovšem dvě úskalí: 
 
 Mechanické vlastnosti implantátu musí být tedy kompatibilní s tělní tkání.  




 První použití bioaktivní sklo-keramiky se datuje kolem roku 1967, kdy začal s touto 
formou keramiky pracovat Larry Hench. Bioaktivní sklo - keramiky jsou připravovány 
klasicky odléváním a slinováním. Základními složkami těchto keramik jsou SiO2, Na2O, CaO 
a P2O5.  Obsah oxidu sodného, vápenatého a křemičitého ovlivňuje regeneraci a srůstání 
tvrdých a měkkých tkání v organismu (viz obr. 12). Obsah P2O5 se udržuje konstantní kolem      
6 hm. % v každé oblasti. Střední část odpovídá složení inertního materiálu, a proto dochází ke 
tvorbě vláknité kapsy mezi tkání a implantátem. Za 10-20 dnů po implantaci dochází ke 
vstřebání a rozložení materiálu. Dále například diagram prezentuje materiály, které nejsou 
dosud pro implantáty používané [ 30]. 
 Sklo-keramika má dobré teplené a mechanické vlastnosti. Schopnost ovládání růstu 
zrn má vliv především na mechanické vlastnosti a nízká roztažnost na teplotní vlastnosti (viz 
obr. 13). Tato schopnost kontrolovat velikost zrn umožňuje sklo-keramice mít lepší odolnost 
povrchu proti poškození a pevnost v tahu přibližně od 100 do 200 MPa. Modul pružnosti se 
pohybuje v řádu 100 GPa a pevnost v tlaku je pětkrát větší než pevnost vtahu. Celkové 
mechanické vlastnosti sklo-keramiky nedosahují vlastností Al2O3, takže je její použití 





























Obr. 12 - Složení oxidu sodného, vápenatého a  křemičitého ovlivňuje regeneraci a srůstání                





















                        Obr. 13 - Závislost teploty na čase při výrobě sklo keramiky [23]                                                                            




3.2 BIOAKTIVITA MATERÁLŮ NA BÁZI FOSFOREČNANŮ    D D D D 
D   VÁPENATÝCH 
 
 Bioaktivita je schopnost materiálu interagovat s živým organismem. Pozoruje se podle 
chemického chování materiálu v simulované tělní tekutině, která je svým složením podobná 
krevní plazmě. V případě, že je materiál bioaktivní, dochází v simulované tělní tekutině ke 
vzniku vrstvy h na povrchu materiálu. Schéma biokompatibility materiálů a jejich možných 
důsledků je na obr. 14. 
 Mezi nejčastěji studované z hlediska bioaktivity patří hydroxyapatitové povlaky na 
kovových substrátech. Simulovaná tělní tekutina způsobí uvolňování vápenatých a 
fosforečnanových iontů z povlaku a dochází ke tvorbě krystalické apatitové vrstvy. Na 
interakce simulované tělní tekutiny mají vliv chemické vlastnosti a přilnavost povlaku na 
substrát. Pevnost této vazby je ovlivněna tloušťkou vrstvy a vlastnostmi povlaku, jakými jsou 
například přilnavost, viskozita, drsnost a čistota. Pro zvýšení pevnosti a přilnavosti povlaků se 
používá ZrO2, který snižuje rozpustnost povlaků. To má za následek zvýšenou životnost 
implantátů [ 17]. 
 Dalšími materiály, u kterých jsou studovány povrchy z hlediska bioaktivity  jsou 
bioskla na bázi 5223 OPCaOONaSiO  , které mají vysoký index biokompatibility. U 
těchto materiálů dochází v simulované tělní tekutině k porušení povrchu a uvolňování 
vápenatých, sodíkových a fosforečnanových iontů do roztoku a dochází ke tvorbě „silika 
gelu“[6, 17]. Ten je vhodným místem pro adsorbci vápenatých a fosforečnanových iontů 
z roztoku SBF a dochází ke vzbiku krystalové hydroxyapatitové vrstvy. 
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    Obr. 14 Schéma biokompatibility materiálů [17]                            Křehkost 





 Výše uvedená fakta shrnují dosud publikované informace z oblasti biomateriálů na 
bázi fosforečnanů vápenatých. Jsou tak teoretickým základem pro tuto bakalářskou práci, 
která je zaměřena na ověření a prohloubení dosud publikovaných poznatků především 





4. EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST  
 
4.1 MATERIÁLY PRO PŘÍPRAVU VRSTEVNATÉ KERAMIKY 
 
 Jako substráty pro přípravu vrstevnaté keramiky byly použity disky z Al2O3, ZrO2, 
ATZ (ZrO2 zhouževnatěné částicemi Al2O3), ZTA (Al2O3 zhouževnatěné částicemi ZrO2) o 
průměru 40 mm (obr 15). Disky byly připraveny injekčním vstřikováním a slinuty následným 
teplotním režimem: nárůst 10 °C/min do 1000 °C, dále 5 °C/min do 1530 °C a výdrž na 

























.         c) d) 
 
Obr. 15 – Injekčně vstřikované disky a) ZrO2 , b) ZTA, c) ATZ, d) Al2O3 
 
 Pro přípravu prekurzoru Ca-fosforečnanů (Ca-P sol) byl použit octan vápenatý (p.a., 
Penta, ČR) a ester kyseliny fosforečné o koncentraci 2molP/l připravený reakcí oxidu 
fosforečného (p.a., Fluka, Německo) s bezvodým i-propanolem (p.a., Lachema, ČR). Octan 
vápenatý byl rozpuštěn v destilované vodě a pH upraveno na 8,5-9 přídavkem diethanolaminu 
(Lachema, ČR). K tomuto roztoku byl přikapáván roztok esteru kyseliny fosforečné tak, aby 
výsledný molární poměr Ca/P byl 1,67. pH bylo po celou dobu reakce udržováno na hodnotě 
8,5-9. Výsledný produkt byl hodinu míchán a ponechán stárnout přes noc. Druhý den byl 
použit pro nanášení metodou spin-coating.  
 Dále byla pro nanášení připravena suspenze (HA suspenze) smícháním i-propanolu 
(p.a., Lachema, ČR), stabilizátoru kyseliny monochloroctové (p.a., Fluka, Německo) a 
hydroxyapatitového prášku (p.a., Fluka, Německo) v hmotnostních poměrech 
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45,5%:24,5%:30%, což bylo dle výsledků předchozích experimentů [32] zárukou dostatečné 
stability suspenze pro nanášení. Suspenze byla po smíchání hodinu stabilizována za 


















































4.2 MATERIÁLY PRO PŘÍPRAVU OBJEMOVÉ KERAMIKY 
 
 Hydroxyapatitový prášek  od firmy Fluka byl smíchán s 5 hm. % kyseliny olejové       
( COOHHC 3317 ) ve 100 ml etanolu. Suspenze byla promíchána a ponechána vyschnout při   









































4.3 PŘÍPRAVA VRSTEVNATÉ KERAMIKY METODOU                     
V VSPIN-COATING 
 
 Na nanášení vrstev prekurzoru a suspenze byla použita metoda spin-coating. Zařízení 
pro nanášení metodou spin-coating bylo zkonstruováno z magnetické míchačky typu MM 2A 
(laboratorní přístroje Praha). Disky byly očištěny a odmaštěny v etanolu a ultrazvukové 
pračce po dobu cca 20 min. Poté byly vysušeny při 150 ° C po dobu 30 min.  
 Dále následovalo nanášení vrstev. Substrát byl upevněn na základní desku pomocí 
čelistí (obr. 16). Prekurzor či suspenze byly důkladně rozmíchány na magnetických 
míchačkách. Prekurzor nebo suspenze byly na disk nanášeny pomocí pipety, do které bylo 
nabráno množství od 6 – 15 ml (viz obr. 17). Pipeta musela být vystředěna a umístěna tak, 
aby nanášená látka dopadala kolmo na povrch. Poté bylo toto množství naneseno na 
roztočený substrát a v závislosti na koncentraci roztoku byla zvolená rychlost a doba (viz 
tabulka 2), po kterou se nanášená látka roztékala po povrchu substrátu  vlivem odstředivých 














Obr. 16 – Upevnění substrátu na základní desce 
 
 
                                                             Obr. 17 – Přístroj využívaný ke spin-coatingové metodě 
 
 
Po nanesení vrstvy a ukončení poslední fáze spin – coatingového procesu byly 
substráty přeneseny do sušárny, kde byly vysušeny na teplotě 150 ° C po dobu 30 min. Poté 
následovalo slinování vrstev. Vrstvy nanesené metodou spin-coating byly slinovány 
následujícím teplotním režimem: 100 °C/h nárůst na 600 °C, výdrž 600 °C/2h, 100 °C/h 

























[rpm] Čas [min] 
1 2 ZTA Ca – P sol 5:0 1 300 20 
2 1 ZTA Ca – P sol 5:0 1 500 15 
3 25 ZTA Ca – P sol 5:0 1 1000 6 
4 - ZTA Ca – P sol 5:0 1 1000 6 
5 3 ZTA Ca – P sol 5:0 3 50-100-200 0,25 - 0,5 - 20 
6 13 ZrO2 Ca – P sol 5:0 1 500 15 
7 12 ZrO2 Ca – P sol 5:0 1 1000 4 
8 26 ZrO2 Ca – P sol 5:0 1 1000 6 
9 11 ZrO2 Ca – P sol 5:0 1 1000 10 
10 24 Al2O3 Ca – P sol 5:0 1 1000 6 
11 27 ATZ Ca – P sol 5:0 1 1000 6 
12 8 ZTA Ca – P sol 5:1 1 300 15 
13 5 ZTA Ca – P sol 5:1 1 500 10 
14 6 ZTA Ca – P sol 5:1 1 1000 6 
15 7 ZTA Ca – P sol 5:1 2 1000-1000 6-6 
16 10 Al2O3 Ca – P sol 5:2 1 300 15 
17 9 Al2O3 Ca – P sol 5:2 1 500 8 
18 18 ZrO2 Ca – P sol 5:2 1 1000 6 
19 19 ZrO2 Ca – P sol 5:2 1 1000 10 
20 14 ZrO2 HA suspenze 5:0 1 500 0,5 
21 31 ATZ HA suspenze 5:0 1 500 0,5 
22 32 ZTA HA suspenze 5:0 1 500 0,5 
23 33 Al2O3 HA suspenze 5:0 1 500 0,5 
24 15 ZrO2 HA suspenze 5:0 2 500 0,5 - 2 












4.4 PŘÍPRAVA OBJEMOVÉ KERAMIKY 
 
Hydroxyapatitové disky byly připraveny uniaxiálním lisováním na přístroji (obr. 18). 2 
g směsi hydroxyapatitového prášku a kyseliny olejové byly naváženy s přesností na tři 
desetinná místa. Poté byl prášek nasypán do kruhové lisovnice o průměru 23,5 mm a 
dostatečně napěchován a rovnoměrně rozmístěn. Následně byl prášek přikryt víkem lisovnice 
(obr. 19) a lisován za tlaku 25 MPa po dobu 30 s. Poté byla vrchní část lisovnice odstraněna a 
byl vyjmut disk o tloušťce 1,6 mm a průměru 23,4 mm (obr. 20). Po vylisování disků 
následovalo předslinutí  na 800 ° C po dobu 2 hodin s nárůstem 2 ° C/min. Následně byly 
disky slinuty (obr. 21) na 5 různých teplot a to režimem :  nárůstem 5 °C / min na teploty    





























                            



























                                  


































4.5 TESTOVÁNÍ BIOAKTIVITY 
 
Pro testování byla připravena simulovaná tělní tekutina (SBF) rozpuštěním 7,995 g 
NaCl; 0,352 g NaHCO3; 0,225 g KCl; 0,229 g K2HPO4.3H2O; 0,305 g MgCl2.6H2O; 0,279 g 
CaCl2; 0,072 g Na2SO4 v 1l destilované vody a pH upraveno na hodnotu 7,0 přidáním 5ml 1M 
HCl a 6,057g TRIS pufru (tris(hydroxymethyl)aminomethan). Veškeré chemikálie byly 
v čistotě p.a. a kromě TRIS pufru (Lancaster, USA) byly vyrobeny f. Lachema, ČR. Vzorky 
byly odděleně ponořeny do uzavřené nádoby se simulovanou tělní tekutinou a udržovány při 
teplotě kolem 37°C po dobu 7 dní. Po interakci byly vzorky vytaženy, opakovaně opláchnuty 
destilovanou vodou, sušeny při laboratorní teplotě. Vzorky pro testování bioaktivity jsou 
uvedeny v tabulce 3. 
 
 
























Vzorek č. Pracovní označení Doba [dny]   Teplota [°C] 
8 Vzorek 26 7   37 
21 Vzorek 30 7   37 
26         HA 950 7   37 
27         HA 1150 7   37 
28         HA 1250 7   37 
29         HA 1350 7   37 
30         HA 1450 7   37 
31         HA 1550 7   37 
28 
 
4.6 ANALÝZA KERAMIK 
 
 Pro vyhodnocení mikrostruktury byly vzorky objemové keramiky zalité do 
polystyrenu při teplotě 200 ° C, aby mohly dále být vybroušeny a vyleštěny na přístroji 
TegraPol-25 (obr. 22). Po vybroušení a vyleštění povrchů vzorků byly vyjmuty z polystyrenu 
zahřátím na 200 °C a očištěny v xylenu. Vzorky byly dále pro zvýraznění hranic tepelně 
leptány při slinovací teplotě po dobu 10 min. Vyhodnocení mikrostruktury proběhlo pomocí 
skenovacího elektronového mikroskopu na přístroji XL 30 (Philips, Německo). Vzorky byly 
pro analýzu zvodivěny tenkou vrstvou Au/Pd. 
 Vzorky vrstevnaté keramiky byly hodnoceny z hlediska celistvosti a stejnoměrné 
struktury vrstev a pórovitosti a byla zdokumentována tloušťka vrstvy na lomu. Vzorky 
objemové keramiky byly před a po interakci se simulovanou tělní tekutinou analyzovány 




























Pomocí metody spin-coating byly na substráty z Al2O3, ZrO2 a jejich kompozity 
nanášeny vrstvy Ca-P prekurzoru a hydroxyapatitové suspenze. Při nanášení bylo vyzkoušeno 
několik parametrů, které ovlivňují charakter nanášené vrstvy jako je objemový poměr 
prekurzoru a vody, rychlost otáčení substrátu a doba, po kterou docházelo k rotaci (tabulka 
2.). Nanesené vrstvy byly zkoumány z hlediska přilnavosti k povrchu substrátu a jejich 
celistvosti. 
Při optimalizaci koncentrace nanášeného Ca-P solu bylo zjištěno, že nejlépe došlo 
k vytvoření celistvé vrstvy při původní koncentraci solu-tzn. koncentraci syntetizovaného 
produktu (viz tabulka 2). Pokud byl sol ředěn vodou v poměrech 5:1 nebo 5:2, došlo při 
nejvyšší rychlosti (1000 rpm) k odtoku prekurzoru mimo substrát. Snížení rychlosti na 500 a 
300 rpm mělo za následek nedostatečné roztečení prekurzoru po povrchu substrátu, zvýšení 
času z 6 min na 10-15min při nízkých otáčkách způsobovalo předčasné zasychání 
neroztečeného prekurzoru. Pro další experimenty optimalizace nanášení byl použit neředěný 
prekurzor Ca-P sol a byly testovány různé rychlosti otáček při nanášení. Bylo zjištěno, že při 
otáčkách nižších než maximální (tj. 50 rpm, 200 rpm, 300 rpm a 500 rpm) nedošlo k úplnému 
roztečení po povrchu substrátu a v místě nanášení zůstala nadměrně tlustá vrstva, která 
popraskala již při sušení při nízkých teplotách (do 100 °C). Zvýšení času nanášení až na 20 
min při nízkých rychlostech také nevedlo ke zlepšení homogenity vrstvy. Stejně tak zvýšení 
počtu vrstev nevedlo ke zlepšení celistvosti vrstvy. Jako optimální se jevily podmínky 
nanášení neředěného Ca-P solu při nejvyšší rychlosti 1000 rpm a po dobu 6 min. Za těchto 
podmínek byly připraveny zkušební vzorky, které byly po slinutí na 1100 °C po dobu  2 h 























Obr. 23 – Mikrostruktura povrchu vrstvy nanesené z neředěného Ca-P solu rychlostí 1000  f    
f               rpm po dobu 6 min 
30 
 
Na obr. 23 je vidět slinutá vrstva neředěného Ca-P solu naneseného na substrát 
z Al2O3 nejvyšší rychlostí. Vrstva byla popraskaná a odlupovala se od povrchu. Z detailního 
pohledu na obr. 24 je vidět, že byla pórovitá s velikostí pórů přibližně 5 μm.  Nanesená vrstva 
nebyla po slinutí zcela přilnuta k substrátu a tím se snížily její mechanické vlastnosti. Jak je 



























Obr. 24 – Detail mikrostruktury povrchu vrstvy nanesené z nezředěného Ca-P solu – rychlosti  











































Obr. 25 – Mikrostruktura lomu vrstvy nanesené z neředěného Ca-P solu – rychlosti 1000 rpm 
f               po dobu 6 min 
 
 
Dalším typem nanášeného prekurzoru metodou spin-coating byla HA suspenze. Bylo 
zjištěno, že střední rychlost 500 rpm a krátká doba nanášení 0,5 min jsou dostatečné pro 
homogenní roztečení suspenze, nicméně bylo okem viditelné, že vrstva je velice tenká. Proto 
bylo zkušebně naneseno větší množství vrstev (2-3). Takto připravený povlak se však po 
vysušení odlupoval od okrajů substrátu. Pro studium mikrostruktury a testy bioaktivity byly 
proto připraveny vzorky s jednou nanesenou vrstvou. 
Slinuté vrstvy připravené z hydroxyapatitové suspenze byly téměř celistvé, avšak 
jejich přilnavost k povrchu byla špatná. Jak je vidět z obr. 26 vrstva byla pórovitá a tvořena 
zrny o velikosti  kolem 2 μm. Špatnou přilnavost vrstvy ukazuje obr. 27, kde na lomu 
substrátu není vidět žádná vrstva. Přípravou vrstevnatého vzorku na SEM (lámáním vzorku) 
došlo k jejímu odloupnutí. Tloušťka nanesené vrstvy je vidět na obr. 28, který ukazuje okraj 




































Obr. 26 – Mikrostruktura povrchu vrstvy nanesené z HA suspenze – rychlostí 500 rpm po d    

























Obr. 27 – Mikrostruktura lomu vrstvy nanesené z HA suspenze – rychlostí 500 rpm po d    c                  


























Obr. 28 – Mikrostruktura lomu vrstvy nanesené z HA suspenze rychlostí 500 rpm po dobu 0,5  
d               min 
 
Bioaktivita vrstevnatých materiálů byla zkoumána interakcí se simulovanou tělní 
tekutinou. Vzorky byly umístěny do simulované tělní tekutiny při teplotě 37 °C.  Po 7 dnech 
interakce nebyly na vzorku patrné změny ve smyslu nárůstu nové krystalické vrstvy, jak se 
předpokládalo dle publikovaných dat [30]. Analýza mikrostruktury ukázala, že na testovaných 
substrátech s nanesenou vrstvou žádná vrstva po interakci nebyla. 
Nanesené vrstvy, jak již bylo zmíněno, měly špatné mechanické vlastnosti (přilnavost 
k povrchu substrátu) a neměly celistvý povrch. Vlivem nízké přilnavosti se vrstva solu Ca-
fosoforečnanu i HA suspenze při testování bioaktivity oddělila a v médiu částečně rozpustila. 
Zanikla tak nukleační centra nutná pro vznik nového krystalického hydroxyapatitu a 
k bioaktivní odezvě u těchto vrstevnatých materiálů nedošlo. Uvedené výsledky vedly k další 

















OHxCaOPOCaOHOPOCa xx 2243)1(26410 )1()(3)()( 
Objemová keramika 
 
Další částí experimentu byla příprava objemové keramiky uniaxiálnímm lísováním. 
Vylisovaná tělesa byla slinuta při teplotách 950°C (HA950), 1150°C (HA1150), 1350°C 
(HA1350), 1450°C (HA1450) a 1550°C (HA1550). Podle publikovaných dat [14] dochází při 
tepelném zpracování objemového hydroxyapatitu k rozkladu původního HA podle rovnic (2), 
(3) a (4). 
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Z uvedených dat můžeme předpokládat, že fázové složení připravených vzorků bylo 
následující: 
HA 950 obsahoval hydroxyoxyapatit 
HA 1150 obsahoval hydroxyoxyapatit 
HA 1350 obsahoval hydroxyoxyapatit-fosforečnan vápenatý (-TCP) 
HA 1450 obsahoval -kalcium fosfát (-TCP) 
HA 1550 obsahoval tetrakalcium fosfát (TetCP) 
 
To znamená, že se zvyšující se teplotou se snižoval obsah hydroxyapatitu 
(hydroxyoxyapatitu) a přibývalo množství rozkladných fází. Vzorek HA 1550 se po slinutí 
téměř rozpadl, narušená mikrostruktura patrně souvisí s objemovými změnami při 
transformaci fází. 
Mikrostruktura vzorků HA 950, HA 1150, HA 1350, HA 1450 a HA 1550 je 
znázorněna na obr. 29, 30, 31, 32, 33. Připravené keramiky byly porézní. Tlaky při tvarování 
uniaxiálním lisováním byly patrně nedostatečné pro vytvoření hutné struktury. 
Z mikrofotografií je patrné, že zvyšování slinovací teploty vedlo k růstu zrn materiálů. 
Vzorek HA 950 měl zrna o velikosti menší než 1m, při teplotě 1150°C měla zrna velikost až 
5m. Vyšší teploty slinování několikanásobně zvětšily velikosti zrn až na 40m. Vzhledem 
k narušené struktuře vzorku HA 1550 nebylo možné provést kvalitní keramografii a 
zviditelnění zrn, mikrostruktura tak nemohla být z tohoto hlediska stanovena (obr. 33). 
Připravená keramika byla testována v simulované tělní tekutině při 37°C. Vzorky 
slinuté při nižších teplotách a obsahující zejména hydroxyapatit bioaktivní chování 
neprojevily, jejich povrchy zůstaly po interakci beze změny (viz obr 34, 35). Po 7 dnech 
interakce došlo na vzorcích, které obsahovaly rozkladné fáze hydroxyapatitu (HA 1350, HA 
1450 a HA 1550) k rekrystalizaci nové vrstvy fosforečnanů vápenatých (viz obr. 35-38), 
předpokládáme, že ve shodě s literaturou [30] konkrétně hydroxyapatitu.  
Proces rekrystalizace je možné popsat následovně [30]: v přítomnosti SBF došlo 
k uvolňování vápenatých a fosforečnanových iontů z povlaku, což způsobilo přesycení 
roztoku těmito ionty. Následovala nukleace apatitu a tvorba nové apatitové krystalické vrstvy. 
Ca-fosforečnanové fáze obsažené ve slinuté keramice jsou rozpustnější než hydroxyapatit a 
OxHOHOPOCaOHPOCa xx 2)1(26410245 )()()(2  
35 
 
jejich množství tak určuje množství uvolněných iontů a tím rekrystalizaci nové krystalické 
vrstvy. V případě čisté hydroxyapatitové keramiky nedošlo vlivem nepřítomnosti rozpustných 




















































































































































Obr. 34 – Mikrostruktura povrchu HA objemové keramiky slinuté při 950 °C po interakci l  lk 


























Obr. 35 – Mikrostruktura povrchu HA objemové keramiky slinuté při 1150 °C po interakci l  






















Obr. 36 – Mikrostruktura povrchu HA objemové keramiky slinuté při 1350 °C po interakci l  





























Obr. 37 – Mikrostruktura povrchu HA objemové keramiky slinuté při 1450 °C po interakci l  






















Obr. 38 – Mikrostruktura povrchu HA objemové keramiky slinuté při 1550 °C po interakci l  






Metodou spin-coating byla připravena vrstevnatá keramika na bázi fosforečnanů 
vápenatých. Na substráty z Al2O3, ZrO2 a jejich kompozitu byly různými rychlostmi otáčení, 
po různé časy naneseny 1 až 3 vrstvy prekurzoru Ca-P solu nebo hydroxyapatitové suspenze. 
Pro přípravu vrstev ze solu Ca-P byly jako optimální stanoveny podmínky maximální rychlost 
nanášení 1000rpm po dobu 6 min. Pro nanášení HA suspenze byla optimální rychlost 500rpm 
po dobu 0,5min. Připravené slinuté vrstvy nebyly dostatečně přilnuty k povrchu a nebylo tak 
možné stanovit jejich bioaktivitu testování interakcí se simulovanou tělní tekutinou. Vrstvy se 
do média SBF odlouply a rozpustily. 
Uniaxilním lisováním byla připravena hydroxyapatitová keramika. Připravené disky 
byly slinuty při teplotách 950°C, 1150°C, 1350°C,1450°C a 1550°C. Vlivem tepelného 
zpracování došlo k transformaci hydroxyapatitu na hydroxyoxyapatit a dále jeho rozkladu na 
a trikalcium fosfát a tetrakalcium fosfát. Keramika obsahující rozkladné fáze kalcium fosfáty 
vykazovala v simulované tělní tekutině bioaktivní chování. Na jejím povrchu vznikla nová 





7. PŘEHLED POUŽITÝCH ZKRATEK A SYMBOLŮ 
 
HA Hydroxyapatit  
SEM Skenovací elektronový mikroskop 
PEEK Polyetheretherketon 
EPD Elektroforetická depozice 
ATZ ZrO2 zhouževnatěné částicemi Al2O3 
ZTA Al2O3 zhouževnatěné částicemi ZrO2 
SBF Simulovaná tělní tekutina 
DEA Dithanolamin 
TCP Kalcium fosfát 
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